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钛系生物医用材料表面粗糙度影响 

细胞黏附的新进展* 
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(哈尔滨工业大学精密工程研究所  哈尔滨  150001) 

 
摘要：详细介绍粗糙表面细胞的黏附机理，结合表面加工方法较全面地总结和分析钛系材料不同表面粗糙度对细胞黏附的影

响及细胞黏附的表面粗糙度模型。综述表明：粗糙表面通过改变表面力场、表面电荷和表面能、增加比表面积及表面缺陷等

方式促进细胞在植入体表面的黏附；钛系材料表面粗糙度对不同细胞黏附的影响不同，粗糙表面可促进细胞基因表达；由于

表面加工方法造成表面化学状态变化并影响表面电荷和表面能，所以应根据不同的表面加工方法来设计植入体的表面形貌，

以获得适合细胞黏附的表面粗糙度。此外，探讨钛表面细胞吸附的分子动力学研究方法，结果显示可利用分子动力学方法在

分子水平研究表面特征对蛋白质和细胞黏附的影响机理。 
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New Development on Effect of Surface Roughness of Ti-material for 
Biomedical Applications on Cell Adhesion 

 

LIANG Yingchun  SONG Daiping  CHEN Mingjun  BAI Qingshun 
(Precision Engineering Research Institute, Harbin Institute of Technology, Harbin 150001) 

 
Abstract：The mechanisms of cell adhesion on rough surface are introduced in detail, the effects of various roughness of Ti-material 

surface on cell adhesion and the models of effects of surface roughness on cell adhesion are summarized and analyzed 

comprehensively by taking into consideration surface processing methods. The summary shows that the rough surface promotes cell 

adhesion by altering surface force field, surface charge and surface energy, increasing specific surface area and surface defect etc. The 

surface roughness of Ti-material has different effect on adhesion of different cell types, and the rough surface promotes the expression 

of cell genes. Because surface processing can change the surface chemistry and affect surface charge and energy, surface processing 

methods should be taken into account in order to design the implant surface morphology with the proper surface roughness for cell 

adhesion. Moreover, the method of molecular dynamics simulation for cell adsorption on titanium surface is explored, which shows 

that the effect mechanisms of surface characteristics on protein and cell adhesion on titanium surface can be studied through 

molecular dynamics simulation at the molecule level. 
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0  前言* 

钛系材料由于其最佳的生物相容性、骨骼融合

性、抗蚀性、生物功能性及成本而被广泛选用为生

物医用金属材料[1]。钛系材料在临床上较多应用始

于 20 世纪 70 年代中期，目前已在整形外科、口腔

与颌面外科、颅脑外科、心血管系统等领域获得广
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泛应用。 
生物材料植入体直接通过其表面与生物体细

胞、组织相互作用，植入体的表面属性可确定细胞

黏附、增殖和分化，最终决定组织的生长质量，也

是直接影响植入是否成功的重要因素。影响植入体

与细胞组织界面的植入体表面性质包括植入体的表

面化学状态和表面形貌等[2-3]，而其主要影响因素就

是微观几何和表面粗糙度[4-5]。人们通常认为粗糙

的、有纹理的、多孔的表面可刺激细胞黏附、分化

和细胞基质的形成[3-6]。 
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细胞黏附是生物体与生物材料相互作用的第一

阶段，对随后的增殖、分化、迁移和凋亡阶段非常

关键，且进一步影响骨组织形成前骨细胞的增殖和

分化[7]。近年来，关于表面粗糙度对细胞黏附影响

的研究很多，主要研究内容包括粗糙表面影响细胞

黏附的机理、表面加工方法及其所获表面粗糙度对

细胞生物反应的影响机制、细胞黏附的表面粗糙度

模型构建等方面，并取得了众多成果。但由于表面

粗糙度评价参数众多、所用表面加工方法及细胞类

型不同等方面的问题，使得钛系生物材料对细胞黏

附影响研究的结果相差较大。本文结合这些问题较

全面地讨论了钛系生物医用材料表面粗糙度对细胞

黏附的影响，探讨了钛表面细胞黏附的分子动力学

研究方法，希望能对植入体的设计和加工、细胞黏

附肽图案化及其他相关研究提供有用信息。 

1  粗糙表面细胞的黏附机理 

生物医用材料植入生物体后，表面突然处于细

胞生物环境中，水分子首先以纳秒尺度到达植入体

表面并形成水壳。表面水壳影响随后以微毫秒尺度

到达的蛋白质和其他分子的相互作用。水溶性生物

分子表面也存在水合层，表面水壳与生物分子水合

层相互作用并影响界面上的分子基本运动过程和热

力学，如决定蛋白质的变性、取向和覆盖度等。最

后，细胞到达表面，通过蛋白质覆盖层与表面相互

作用，而表面水吸附层又确定蛋白质层性质，如    
图 1 所示[8]。 

 生物材料 

吸附蛋白层 

表面水壳层 

细胞 

 

图 1  生物材料植入生物体后的表面微观作用 

因而，当论及细胞—表面相互作用时，最终是

指细胞和表面结合蛋白(或其他生物分子)的相互作

用。仿生表面见图 2[8]，植入体清洁表面由一层天

然膜或人造膜(支撑双层)覆盖，内嵌细胞膜表面蛋

白(受体)，通过受体和接近基质表面的细胞直接相

互作用(键合或提供 I/O 信号等)。生物覆盖层功能单

元尺寸范围变化很大，亚纳米尺度的水分子和小蛋

白质，10 nm 范围的细胞膜和超分子配合物，到微

米级的细胞，最后是宏观尺度的有机组织和器官。 
可见，细胞的黏附由细胞膜表面蛋白(受体)与

细胞外基质、其他细胞表面或生物材料表面的蛋白

质(配体)的相互作用介导[9]，受体和配体分子缔合成

复合物[10]。 

 含膜蛋白、黏附整联蛋白

受体等的细胞膜 

细胞内空间

膜蛋白支撑膜

植 

入 
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图 2  仿生表面 

黏着斑黏附是细胞与基质黏附接触的常见形

式。黏着斑由整联蛋白作为主要黏附受体和相关细

胞质斑蛋白(包括踝蛋白、纽蛋白、α肌动蛋白、张

力蛋白、桩蛋白和大量蛋白激活酶)组成，是细胞黏

附和运动协同作用的位点，如图 3[11]。整联蛋白作

为一种 α、β—杂二聚体跨膜蛋白，与黏附分子配体

和细胞骨架蛋白及一些细胞内信号分子相连。 

 

(a) 细胞黏附于金属板 (b) 细胞在膜表面形成黏着斑的分子图
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图 3  黏着斑黏附 

然而，植入体实际表面是不规则而粗糙的，存

在着无数台阶、裂缝和凹凸不平的峰谷。粗糙表面

会引起表面力场变化，进而影响其表面性质，如表

面粗化后的形貌可改变植入体的表面电荷和表面   
能[12-13]。生物材料的表面自由能对细胞的黏附、延

展和生长具有重要影响。一般来说，表面能较高的

表面相对于表面能较低的表面更有利于细胞的黏附

和延展[14-15]。例如，通过对成纤维细胞的研究表明，

只有表面能达到 57×10–7 J·cm–2 时，细胞才能进行

很好的延展[16]。 
粗糙表面还直接影响到植入体比表面积、内外

表面积比值以及与之相关的属性，如强度、密度、

润湿、孔隙率和孔隙结构、透气性和浸透性等。与

蛋白质相互作用时，粗糙形貌可暴露更多的表面区

域。例如与平整的表面相比，带沟槽和坑的表面具

有的表面积更多，加工痕迹等其他的表面特征也可

为与蛋白质的相互作用提供额外位置。 
通常，表面越粗糙、比表面积越大，表面能也

越高、表面羟基团越多，这可在钛表面产生更多的

表面活性点和更高的热力学反应潜力，从而更有利

于细胞(如成骨细胞)附着和增殖[6]。 



 机  械  工  程  学  报 第 44 卷第 7 期期 8 

总之，生物材料表面的细胞黏附主要通过吸附

在材料表面的细胞外基质 (Extracellular matrix，
ECM)作用，而表面性能通过影响对 ECM 蛋白的吸

附，或者通过改变吸附蛋白的构象影响细胞的黏附。

TER BRUGGE 等[17]证实表面特征(如表面粗糙度)
通过整联蛋白影响 U2OS 细胞与材料的初期相互作

用。MARTIN 等[18]认为粗糙的种植体表面能够吸附

更多的纤连蛋白(Fibronectin，FN)大分子，通过这

些大分子的作用而促进细胞的黏附与增殖。此外，

当细胞黏附不通过 ECM 蛋白的作用时，植入体表

面性能还可通过带负电的细胞膜与带正电的基材之

间的静电作用而影响细胞的黏附[19]。 

2  表面粗糙度影响细胞黏附试验 

国内外学者对钛系生物医用材料植入体表面粗

糙影响细胞黏附的试验研究很多，本文主要以表面

加工方法及其表面形貌特征进行分类介绍。 
2.1  车削和光刻 

车削是最常用的切削加工方法，平均表面粗糙

度参数 Ra=0.3～3.4 μm。车削加工出的表面具有规

则的沟槽，一定程度的沟槽可促进成纤维细胞、成

骨细胞、上皮细胞和神经轴突等形成接触诱导，即

细胞在材料表面的生长取向受材料表面形貌调控。

BIGERELLE 等[20]和 ANSELME 等[21]指出人体成骨

细胞沿 150 μm 宽 0.6 μm 深或 200 μm 宽 1.2 μm 深

的平行车削表面的沟槽取向。 
对不同的表面轮廓形貌组织细胞生物反应不

同，平行和交叉沟槽并不能以相同的方式被细胞识

别。ANSELME 等[22-23]采用车削交叉沟槽的方法在

钛基质表面形成多种凹坑，约 200 μm 宽 5.5 μm 深，

其尺寸(尤其宽度)可能太大以至于不能促使细胞在

凹坑内或凸脊周围进行任何优先黏附。 
沟槽的深度比间距对细胞取向的影响更大。

CLARK 等[24]采用光刻法形成不同参数的凹槽表面

(深 0.2～1.9 μm，间距 4～24 μm)和三种不同的细胞

证明，凹槽表面细胞的成列性与凹槽的深度有很大

关系，与凹槽间距的关系较弱，沟槽越深导向性越

大；并与细胞的种类和大小有关。对较深较窄的沟

槽，细胞可峰峰搭桥取向(图 4[25])，主肌动蛋白聚

集(图中黑点)，肌动蛋白微丝向细胞下部中心延伸，

细胞仅对峰脊产生有效反应[26-27]。 

 

图 4  细胞通过峰峰搭桥沿沟槽取向的横截面图 

2.2  磨削 
为了获得更光滑的植入体表面，可用不同粒度

的砂纸和金刚石砂布对工件表面磨削，磨粒越细表

面越光滑。通常，其表面粗糙度 Ra=0.05～1.20 μm。 
磨削可在样本表面形成与磨削方向相关的沟槽

纹理结构，一定程度的沟槽可促进形成细胞接触诱

导。例如成骨细胞在 Ra>0.3 μm 的研抛钛表面上可

形成接触诱导；而且表面越粗糙，表面的沟槽和峰

脊越明显，成骨细胞也越易形成接触诱导[1,28-30]。 
关于成骨细胞的黏附性，众多研究[13,28-29,31]表

明 Ra=0.1～0.2 μm 的研抛钛合金表面比更粗糙或更

光滑的表面好，Ra=0.3～0.4 μm 的表面也较更粗糙

的表面好。如 HUANG 等[28]研究了磨削钛表面粗糙

度(Ra=0.05～1.20 μm)对 U-2 OS 成骨细胞的初期黏

附影响，抛光表面存在平行的纵向沟槽和峰脊，其

1 500#钛样本(Ra=0.15 μm)细胞黏附最好，而 600#
和 120#样本(Ra分别为 0.33 和 1.20 μm)观察到细胞

接触诱导，细胞沿样本表面沟槽扩展(图 5[28])。 

(a) 120# (b) 600#

沟槽

研磨方向 

沟槽 

 
图 5  细胞培养 2 h 后沿表面沟槽接触诱导 

然而，DELIGIANNI 等[32]指出 Ra=0.30 μm 磨

削 Ti6Al4V 表面的初期细胞数比 Ra=0.87、0.49 μm
磨削表面的低，且与其他表面粗化加工相比，一些

研究[32-36]指出在 Sa>1 μm 的粗糙表面(如喷砂处理)
成骨细胞附着更好。 

与成骨细胞正好相反，成纤维细胞在光滑表面

黏附速度更高，表面粗糙度调整成纤维细胞分    
布[37-38]，而且表面越光滑成纤维细胞的增殖速度越

高。亚微米尺度上的表面形貌控制成纤维细胞取向，

其导向程度一般取决于表面粗糙度。例如

PONSONNET 等[39-40]指出，NiTi 样本表面平行沟槽

控制成纤维细胞的取向，在粗糙样本表面(Ra=1.02 
μm)细胞沿机械抛光加工形成的沟槽平行方向生

长，沟槽越深，导向性越清楚；而在光滑表面上

(Ra=0.057 μm)细胞似乎并未沿特定的方向生长，见         
图 6[39]。 

此外，PONSONNET等[39-40]的研究也显示，NiTi
合金具有卓越的生物相容性(NiTi 样本的细胞增殖

比表面粗糙度数量级相同的 Ti6Al4V、cp-Ti 和不锈

钢表面高)。虽然迄今还没有证据直接表明 NiTi 合
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金中 Ni 的危害性，但 TRIGWELL 等指出 NiTi 表面

机械抛光的表层 Ni 质量分数高而不适于生物医学

应用[41]，电解抛光、钝化和热处理可为 NiTi 提供可

接受的生物相容性表面[42]。 
 

200 μm 200 μm
 

          (a) 细胞沿沟槽取向        (b) 细胞无取向 

图 6  成纤维细胞在机械磨削 NiTi 表面的取向性 

2.3  热处理 
抛光后热处理对 NiTi 合金表面形貌影响极大，

温度越高(400～600 ℃)表面越粗糙[43]。NiTi 合金表

面 600 ℃热处理可形成向外生长的氧化物，使表面

镍含量很少，可显著改善 NiTi 合金的生物相容   
性[43]。然而，酸蚀后热处理退火(700～800 ℃)却对

钛表面粗糙度基本无影响，仅使氧化层厚度增加显

著(6 倍以上，达 30 nm)[44]。 
不同温度热轧处理将使钛合金样本 α和 β相钛

比例不同，改变其晶相结构，造成磨削后表面粗糙

度也不同，而粗糙表面可增加成骨细胞转化生长因

子 -β (Transforming growth factor-β, TGF-β)的产    
生[45-46]。因而不同热轧温度对 TGF-β1 比活度的影

响非常显著。此外，热轧温度还可引起植入体原子

尺度上的表面能和表面张力的改变。细胞似乎可识

别这些变化，因为细胞在基质上的附着是细胞存活

的必要因素[31]。 
KAPANEN 等[31,47]研究了钛合金表面不同温度

(850、950 和 1 050 ℃)热轧预处理再磨削对 ROS- 
17/2.8 成骨细胞黏附的影响。研究 [47] 表明，      
950 ℃热轧 NiTi 合金粗糙表面可促进成骨细胞中

TGF-β1 的显型，NiTi 表面越粗糙(Ra 分别为 95.21、
155.97 和 362.17 nm)TGF-β1 浓度越高。若不考虑材

料的影响，表面粗糙度 Ra=100～400 nm 时死亡细

胞数最低，细胞黏着斑黏附最多[31]。成骨细胞大量

黏附于最粗糙的 NiTi 表面(NiTi 80，Ra=362.2 nm)
和最光滑的 Ti 合金表面(TiI 1200，Ra=304.8 nm 和

TiII1 200，Ra=339.2 nm)，见图 7[31]。 

 

20 μm 20 μm 20 μm
 

      (a) NiTi 80         (b) TiI 1 200          (c) TiII 1 200 

图 7  ROS-17/2.8 在不同粗糙表面 

培养的共焦显微镜像 

2.4  喷砂 
将一定粒度的砂粒高速射向被加工表面，除可

提高工件表面硬度和耐磨性及产生残余压应力外，

还可使表面变得相当粗糙，极大地增加了表面面积。

喷砂处理的 Ra值变化范围很大，为 0.5～1.5 μm 甚

至 2～6 μm，其值取决于喷砂的粒子尺寸，粒子越

大，喷丸表面越粗糙。通常喷砂处理所用的粒子为

氧化铝、碳化硅、金红石和羟基磷灰石。由于与钛

表面化学成分相似，首选金红石(TiO2)。 
植入体表面喷砂处理比机械加工对骨结合更    

好[48-49]。众多研究[22,33-35,50]指出钛喷砂表面人体成

骨细胞黏附高。与普通钛板相比，TiO2 微粒喷砂钛

板上的成骨细胞表达出更多的 TGF-β1 和前列腺素

E2 (PGE2，免疫抑制物质)[51]。但与电解腐蚀、酸蚀

等表面加工方法相比，一些研究[21,52]指出喷砂处理

使表面组织性较低，致使细胞黏附和增殖也较低。

文献[20,52]指出喷砂钛表面 Rz 和分形维数Δ均较

高，存在大量低于细胞尺度的不规则特征，细胞/
细胞间质/材料基质(Cell/matrix/substrate，CMS)间的

黏附和增殖较差。不过，RONOLD 等的研究表明较

光滑的电解抛光钛表面(Sa=0.63 μm[48])和较粗糙的

酸蚀钛表面(Sa=5.07、11.03 μm[53])均无 180～220 μm 
TiO2 喷砂钛表面(Sa=3.62～3.90 μm[48])的骨结合强        
度大。 

成骨细胞的生长受表面喷砂氧化钛微粒大小的

影响，存在最佳的微粒尺寸。RONOLD 等[48]详细

比较了不同尺寸 TiO2 粒子对钛表面喷砂处理的影

响，表面粗糙度 Sa和 Sdr 与 TiO2 粒子尺寸有关，TiO2

粒子越大喷砂表面越粗糙；表面粗糙度与细胞附着

有关，皮层骨内的钛植入体最佳 TiO2 粒子喷砂尺寸

范围是 180～220 μm。而其他学者对 TiO2 微粒喷砂

钛表面的研究表明，TiO2 微粒大小在 63～90 μm 
(Sa=0.72 μm)时，对成骨细胞生长的促进作用较   
强[35]，颗粒直径太大超过 300 μm (Sa=1.38 μm)并不

能提高细胞黏附率[34] (与文献[48]一致)。 
钛表面粗糙度将影响成骨细胞整联蛋白亚基

β1，α5 和 β3 的表达，而且对不同纹理的钛表面 β3
与 β1 和 α5 的行为不同。与光滑的机械抛光钛表面

相比，更为粗糙的车削、玻璃球(180～300 μm)喷砂

和氧化铝(500～600 μm)喷砂表面上的 β1 和 α5 表达

稍有增加；而 β3 在车削和玻璃球喷砂表面的表达

很高，且在最粗糙的氧化铝喷砂上的表达最高[54]。 
表面形貌还能改变成骨细胞的黏附类型。正常

情况下，成骨细胞整联蛋白亚基 α5β1 能从焦点黏

附转移为纤维黏附[55]。但粗糙表面会影响这种转

移，β1 和 α5 在粗糙的钛表面不可能形成纤维黏附。
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例如人体原代成骨细胞整联蛋白亚基 β1 在较光滑

的机械抛光表面和车削表面形成纤维黏附(图 8a 和

8b[54])；在玻璃球喷砂表面坑洞和隆起边缘处 β1 簇

聚而在光滑表面形成纤维黏附(图 8c)；在最粗糙的

氧化铝喷砂钛表面 β1 沿峰脊陡缘处簇聚并形成焦

点黏附，而无纤维黏附(图 8d)。成骨细胞 α5 整联蛋

白黏附的分布模式与 β1 的相同[54]。然而，成骨细

胞 β3 亚基在所有钛表面均形成焦点黏附而无纤维

黏附。 

 
  (a) 机械抛光     (b) 车削      (c) 玻璃球喷砂  (d) 氧化铝喷砂 

图 8  人体原代成骨细胞整联蛋白亚基 β1 在钛表面的分布 

2.5  酸蚀 
机械加工(车削、磨削和喷砂)后，常为了改变

宏观表面特性而对钛基材料进行酸蚀处理。酸蚀通

常使表面峰谷平整化，在原表面生成一层新的粗糙

表面。并且酸浓度越大，表面越粗糙。通常，酸蚀

表面粗糙度 Ra=1.5～5.0 μm。 
大 粒 子 喷 砂 后 再 酸 蚀 处 理 (Sandblasted 

large-grid and acid-etched, SLA)使表面具有不同的

形貌和不同的化学成分的特点，更有利于成骨细胞

生长和分化[20,49]，广泛用于钛及钛合金的表面处理。

正如 PERRIN 等[56]指出的，机械处理和化学处理相

结合似乎可决定植入材料的反常变形(由表面形貌

引起)，反过来，又影响了表面的亲水性，最终影响

了材料与生物组织相互作用的能力。 
此外，ERIKSSON 等[57]研究表明，表面粗糙度

也影响白细胞黏附。单核细胞在粗糙的酸蚀表面

(Rrms=1.9 μm)比光滑的机械抛光表面(Rrms=0.45 μm)
的表面覆盖率大。 
2.6  电化学加工 

电解抛光产生微米级的抛光作用，形成化学活

性稳定的光滑氧化层(厚度小于 5 nm)，这可增强

NiTi 合金表面的耐蚀性稳定性[41, 58]。阳极氧化对表

面形貌改变不大，但可使表面氧化层从通常的 5～
10 nm 厚增加到 40 nm 厚，甚至达 180～200 nm。 

电解腐蚀产生金属材料的局部溶解，易于形成

复杂几何形貌，是骨植入体表面加工的一种有适用

前景的方法[20,22]。通常，钛系材料植入体电解腐蚀

的表面粗糙度 Ra=0.5～4.0 μm。 
BIGERELLE 等[20]认为：对低于细胞尺度的微

观表面形貌，人体成骨细胞喜欢少间断的各向同性

光滑表面；而对大于细胞尺度的宏观表面形貌，则

喜欢各向同性的粗糙形貌(有许多适于细胞黏附和

生长的“碗状窝”，见图 9[20])，电解腐蚀正好能提

供这样的表面形貌。 

 

图 9  电解腐蚀钛表面 SEM 图  ×1 190 

ANSELME 等[22-23]的研究也表明，在均匀的粗

糙表面(电解腐蚀、喷砂或酸蚀)比光滑表面(抛光或

车削)的黏附能(Adhesion power, AP)更高，人体成骨

细胞在电解腐蚀表面和粗糙的喷砂表面附着好(图
10[22])。 

 

20 μm 20 μm 20 μm 20 μm
 

  (a) 精电解腐蚀 (b) 粗电解腐蚀     (c) 喷砂       (d) 酸蚀 

 

 
       (e) 机械抛光    (f) 车削交叉沟槽  (g) 车削平行沟槽 

图 10  各种加工钛表面细胞培养 1 d 

电解腐蚀表面人体成骨细胞增殖和 CMS 黏附

高可能与 CURTIS 和 CLARK 等的假设有关，他们

把曲率半径小于平均伪足长度或小于运动控制感应

元平均间距定义为间断特征[25]，认为细胞对表面间

断有所反应[59]。BIGERELLE 等[20]认为抛光表面不

能提供所需的间断特征或提供的间断特征的幅值

Rz、频率 Oorder太小以至于不允许细胞取向或不适于

黏附。虽然只有车削沟槽粗糙表面呈现的间断特征

其轮廓幅值和频率足以改善细胞黏附，但所有车削

沟槽表面的间断特征使细胞取向最小。 
电解腐蚀钛表面人体成骨细胞的黏附主要受表

面粗糙度影响，而非表面化学成分的影响。因为

Ti6Al4V 和纯钛的电解腐蚀表面细胞黏附相同，然

而这两种基质的表面化学成分是不同的。而且，基

质表面惰性纳米金属层也不影响成骨细胞黏附[22]。 
2.7  等离子加工 

等离子体喷涂不仅可喷涂 TiO2 涂层和羟基磷

灰石 HA 涂层，而且可形成三维的多孔或凹槽网状

结构，为细胞提供更多的接触面积，使钩状凹凸植

20 μm 20 μm 20 μm 
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入表面有利于细胞附着和扩展。通常，等离子体喷

涂表面粗糙度 Ra=4～8 μm。 
有学者[60]认为腐蚀加工破坏了 NiTi 合金的表

面氧化层，这种形态学表面改性方法使金属基体与

组织直接接触，对 NiTi 合金非常不利，合金中镍如

果没有其他保护层的阻碍，在体液中将会很快溶出。

因此，NiTi 合金的表面微粗糙化后应结合 TiO2 涂层

的方法来尽量减少其镍溶出的可能性和速率，从而

提高材料的生物相容性。 
POSTIGLIONE 等 [61]发现，钛等离子喷涂

(Titanium plasma-sprayed, TPS)钛表面比喷砂钛表

面和相对光滑的机械加工钛表面类成骨细胞整联蛋

白受体亚基 α2、α5、αvβ3 和 β1 表达高。 
与光滑的机械抛光和粗糙的 SLA 钛表面相比，

更粗糙的TPS钛表面上生长的成骨细胞基因表达影

响最显著[62]。细胞培养 3 h 后的 SEM 显示，机械抛

光表面细胞扩展充分，圆形细胞非常少(图 11a[62])；
SLA 表面细胞扩展度比机械抛光表面差，仍有很多

圆形细胞(图 11b)；相比之下，TPS 表面细胞不仅细

胞附着好，有无数的胞质突，圆形细胞非常少(图
11c)，不同时期的细胞数增加也最多。 

 
       (a) 机械抛光         (b) SLA            (c) TPS 

图 11  不同钛表面牙槽骨细胞培养 3 h SEM 图 

空气等离子溅射(Air plasma-sprayed, APS)加工

参数不影响成骨细胞的形貌和增殖，但一定程度上

受 TiO2 涂层样本表面粗糙度和多孔性影响[5]。KIM
等[5]对 Ti6Al4V 材料进行 APS TiO2 涂层，溅射距离

和 H2 气流速度对表面粗糙度的影响很大，特别是溅

射距离的影响更显著，溅射距离越小表面越粗糙。

表面粗糙引起的展开表面面积增加有利于骨和生物

材料界面的接合。最粗糙的钛合金表面(Ra=8.08 
μm)MG63 类成骨细胞最多。类成骨细胞附着末梢扩

展充分，形成许多从细胞团底部延伸出的丝状伪足

(图 12[5])。 

 

图 12  APS 钛合金表面细胞培养 3 d SEM 图 

2.8  光化学加工 
利用照相复制和化学腐蚀相结合的技术，在植

入体表面加工出精密复杂的凹凸图形或形状复杂的

植入体。 
微米尺度和纳米尺度表面粗糙度协同影响细胞

黏附增殖。ZINGER 等[3]采用掩膜微细电化学加工

将钛表面加工成 10、30 和 100 μm 的微米尺度半球

状凹坑，结果表明亚微米尺度表面粗糙度有利于

MG63 成骨细胞形成多而长的线状伪足；六边形排

列的直径 30 和 100 μm 光滑半球状凹坑上，成骨细

胞优先在凹坑内附着；直径 30 μm 凹坑微结构    
多孔阳极氧化表面培养 3 d 后的细胞密度比其他表

面的高。 
2.9  激光加工 

利用激光束与物质相互作用的特性对材料进行

表面处理和微加工。 
飞秒激光可加工出表面平均粗糙度为 0.2 μm

的表面(与精磨加工的表面相似)，产生 7 μm 厚的再

沉积层和 70 μm 的硬化层[28]。 
准分子激光照射可消除机械加工所产生的表面

小划痕，使表面光滑。但 ArF 准分子激光 ns 脉冲周

期的激光烧蚀对钛表面可产生带轮缘的孔。由于轮

缘在植入过程中会从植入体表面脱落并损害周围的

生物组织，为了避免这些易碎轮缘的形成，可采用

0.5 ps 的 KrF 准分子激光脉冲烧蚀，从而可获得无

轮缘的钛表面[63]。此外，激光抛光可使氧化层厚度

增加 2 倍以上，这有利于采用激光技术来获得更好

的骨整合[57]。 
总之，表面粗糙度可影响细胞基因表达、细胞

取向、黏附类型，导致细胞黏附的变化。而且，太

光滑或太粗糙的表面均对细胞的黏附不利，其粗糙

度阈值还没有定论，这与表面加工方法、细胞类型

和表面粗糙度评价参数等方面有关，有待于进一步

研究。 

3  表面粗糙度影响细胞黏附数学模型 

利用数学模型可以分析细胞对不同粗糙表面的

生物反应，并进一步优化植入体的表面结构，从而

减低成本缩短植入期。 
3.1  细胞/细胞间质/材料基质黏附模型 

用黏附参数(即分离指数)建立细胞黏附模型，

分离指数越低，细胞黏附越高。建立给定表面粗糙

度下培养时间与人体成骨细胞分离指数比

(Detachment index percentage, DIP)，考虑到增殖，

选表面粗糙度参数 Rz，则[20] 

 1

2 0 4 0 z 3

( )
1 exp( ( ) ( ) )

A t
t t t t R

β
β β β

=
+ − + − −

 (1) 
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式中 A(t) ——分离指数比 
 t, t0 ——培养时间和培养初始时间 
 β1 ——培养初始时试验样本与参照样本比

较的平均反应 
 β2 ——理想光滑表面 CMS 的黏附速度 
 β3 ——初始附着长度，β3 越小初始黏附       

越快 
 β4 ——表面微观粗糙度 Rz 的影响因子 

由式(1)可见成骨细胞分离指数比随培养时间

和表面粗糙度 Rz 增加而降低[20]，即细胞黏附增加。 
3.2  成骨细胞长期黏附与表面形貌有序性的关系 

细胞培养过程中，细胞将在基质表面沉积。胰

蛋白酶刺激可分离原已沉积的细胞。在给定的刺激

时间内分离细胞数越少，则细胞黏附力越强。 
设单个细胞在胰蛋白酶刺激时间分离所需的时

间满足指数定律[22] 
 c ( ) 0, 0bt t at a b= ≥ ≥  (2) 

式中 tc ——单个细胞在胰蛋白酶刺激时间分离所需

的时间 
a ——黏附能 EAP，与表面形貌有关，可很好地

区分不同加工表面的细胞黏附[64] 
b ——长期黏附的运动指数，与基质特性(材料

属性、表面形貌和表面化学成分)无关，

b =0.50±0.03 [23] 
式(2)定量描述人体成骨细胞在基质表面无增

殖地培养了 t 时间后的细胞黏附。tc 是培养时间 t
的增函数，培养时间 t 越长，细胞长期黏附力会   
越大。 

ANSELME 等 [22]用非线性最小二乘法结合

Oorder参数拟合了黏附能参数(EAP)，它描述人体成骨

细胞长期黏附性。其关系为 

 ( )
( )AP order 0.187

order

16
13.8

E O
O

=
−

 (3) 

式中  Oorder——表面形貌有序性 [20-21,65]，其值在

0(白噪声)至 100(无噪声的完全周

期轮廓)间，描述表面粗糙度组织

性，可定量分析不同加工方法对表

面形貌的影响 
式 (3)回归系数 r = 0.994。电解腐蚀表面    

Oorder =13.9(接近最优值 13.8)，细胞黏附最佳；最低

黏附值为 EAP(100)=7，为准完全有序表面，车削表

面 EAP(49.0)=7.4 接近该值[22]。 
由式(1)～(3)和试验[20]表明，表面宏观粗糙度

下，在 Rz 大且 Oorder 小的钛表面人体成骨细胞更易

黏附增殖；而表面微观粗糙度下，在 Rz 大且分维数

Δ小的表面人体成骨细胞更易黏附增殖。分维数大

的表面(在低于细胞大小尺度下，表面杂乱、不规

则)CMS 黏附率和增殖量较低[51]。因为表面分维数

越大，细胞和植入体间的接触面积越小[20]，不能建

立足够的接触面积，所以过于杂乱的表面细胞黏附

量少[52]。 

4  钛表面细胞吸附的分子动力学 

一般认为大于 10 μm 的微粗糙表面会影响种植

体与组织界面的机械特性、应力分布和传递方式、

界面机械锁合效应，还影响生物相容性；而 l0 nm～

10 μm 的表面微粗糙度的变动对界面的力学特性影

响较弱，但对生物相容性的影响更显著，因其尺寸

范围与细胞尺寸及生物大分子尺寸数量级相同[66]；

l0 nm 以下的表面微粗糙度的变动也对界面结构产

生重要影响，因这样的尺寸包含了材料的本身缺陷

(如空位、晶界和台阶等)，而缺陷区又是吸附的活

性区域，将影响生物分子与种植体表面的结合[67]。

分子动力学方法正好可以从原子尺度来研究分子的

运动特性及表面微观特征对细胞黏附的影响     
机理。 

细胞黏附是基于整联蛋白受体与细胞外基质

ECM 中配体的相互识别和作用[19]。事实上，在众

多调控细胞黏附和迁移的细胞外基质蛋白中，如纤

连蛋白、玻连蛋白和胶原等，它们多数含有精氨酸

—甘氨酸—天冬氨酸肽序列(Arg-Gly-Asp, RGD)。
含 RGD 的肽链通过与细胞表面受体整联蛋白

α5β1、αxβ1 和 α3β1 亚基相连来调控细胞的黏附[9]。 
多数学者[68]采用分子动力学方法主要研究了

蛋白质、核酸等生物分子的生物特性及与其他有机

分子的相互作用，对细胞与植入体的黏附性研究甚

少。哈尔滨工业大学精密工程研究所将分子动力学

方法用于研究肽链在钛表面的吸附过程，从分子角

度研究其吸附机理。从图 13b 和 13c 中可以看出，

RGD 链羧基(－COO)氧与钛表面的 Ti 吸附成键，同

时也影响了周围表面原子的分布。HASENBEIN    
等[69]的试验研究也证实了可在生物材料表面进行

细胞黏附肽图案化。 

 
    (a) 沉降过程    (b) 沉积到钛表面     (c) 展开并末端吸附 

图 13  RGD 肽链在钛表面粘附过程示意图 
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5  结论 

钛系植入体表面粗糙度影响细胞黏附研究已经

取得很大的进展，但仍存在一些问题。细胞黏附的

试验研究表明，即使某些表面粗糙度参数值相同，

其他粗糙度参数值不同或表面加工方法不同，细胞

反应也不尽相同。因此，选取与植入体生物反应最

相关的综合性表面形貌评价参数，结合加工方法考

虑植入体表面形貌对细胞黏附的影响，研究细胞更

易于黏附的表面加工方法；采用分子动力学、蒙特

卡洛或第一原理等计算机仿真方法，在分子水平研

究钛植入体表面细胞黏附机理；从计算仿真和试验

研究角度讨论钛金属生物材料最合适的表面粗糙度

范围。这些方面都值得进一步探讨和深入研究。 
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